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1. CAPÍTULO 1 - REFERÊNCIAL TEÓRICO 
 
Resumo  
As estruturas do pé e tornozelo são fundamentais para oferecer ao corpo 
humano uma base de apoio estável necessária para o controle postural. A função 
primária do tornozelo/pé é absorver o choque e proporcionar impulso para o corpo 
durante atividades funcionais. Enquanto se caminha, corre ou sobe e desce escadas, o 
complexo do pé precisa ser suficientemente maleável para absorver os impactos de 
milhões de contatos durante a vida. Porém, os pés podem apresentar diferentes 
posturas, como a pronação excessiva dos pés que está associada a lesões 
musculoesqueléticas prevalentes. Nesse contexto, com objetivo de reduzir a pronação 
excessiva dos pés comumente encontrada em indivíduos com pé plano, palmilhas com 
cunha medial têm sido prescritas buscando restaurar o padrão normal das atividades 
funcionais sem dor, permitindo que o pé acomode as variações da superfície e 
proporcionam uma estabilidade adequada para a propulsão. Em geral, levando em 
consideração ao método construtivo da órtese, as palmilhas são divididas em pré-
fabricadas, customizadas e palmilhas sob medida. Importante ressaltar que se deve 
realizar uma avaliação minuciosa, e, dessa forma, pode-se atestar a real necessidade 
de seu uso. Outro ponto importante é com relação a avaliação cinética e cinemática das 
articulações durante o uso das palmilhas, com este tipo de avaliação é possível uma 
melhor compreensão do desenvolvimento e risco de lesões. Nesse sentido, para 
analisar os dados achados, o mapeamento paramétrico estatístico (MPE) mostra-se 
superior, consiste é uma técnica estatística aplicada usada para detectar sinais 
contínuos em espaço-temporais. 
Palavras-chave: Biomecânica; órteses; pronação do pé; análise contínua. 
Abstract 
The foot and ankle structures are fundamental to providing the human body with 
a stable base of support necessary for postural control. The primary function of the 
ankle/foot is to absorb shock and provide momentum to the body during functional 
activities. While walking, running or climbing and descending stairs, the foot complex 
must be malleable enough to absorb the impacts of millions of contacts over a lifetime. 
However, the feet can have different postures, such as excessive foot pronation, which 
is associated with prevalent musculoskeletal injuries. In this context, in order to reduce 




wedge insoles have been prescribed to restore the normal pattern of functional activities 
without pain, allowing the foot to accommodate surface variations and provide a 
adequate stability for propulsion. In general, taking into account the constructive method 
of the orthosis, the insoles are divided into pre-fabricated, customized and made-to-
measure insoles. It is important to emphasize that a thorough evaluation must be carried 
out, and thus, the real need for its use can be attested. Another important point is related 
to the kinetic and kinematic assessment of the joints during the use of insoles, with this 
type of assessment it is possible to better understand the development and risk of 
injuries. In this sense, to analyze the data found, statistical parametric mapping (MPE) 
is superior, it is an applied statistical technique used to detect continuous signals in 
space-time. 
Keywords: Biomechanics; foot orthoses; foot pronation; continuous analysis. 
 
Anatomia do pé Resumo 
As estruturas do pé e tornozelo são fundamentais para oferecer ao corpo 
humano uma base de apoio estável necessária para o controle postural (SOUZA; 
PINTO; TREDE; KIRKWOOD et al., 2010). O pé é composto por 26 ossos, 
interconectados por 30 articulações, as quais são unidas por ligamentos, cápsula 
articular e músculos (HOPPENFELD; HUTTON; THOMAS; QUADRA et al., 1987; 
MOTTA FILHO; BARROS FILHO; ORTIZ). O formato da articulação, a orientação de 
seu eixo, os ligamentos de apoio e os sutis movimentos acessórios das articulações são 
determinantes na ação biomecânica. Anatômica e funcionalmente, o complexo do pé 
pode ser divido em três partes, as quais são compostas por ossos responsáveis pelas 
características morfológicas e biomecânicas do pé (ANDREWS, 2000; NEUMANN, 
2010).  
Os ossos do pé são classificados em três segmentos, que são o retropé (tálus e 
calcâneo), o mediopé (navicular, cuboide e os três cuneiformes) e o antepé 
metatarsianos e falanges). Esses ossos e os ligamentos associados formam três arcos: 
arco longitudinal medial; arco longitudinal lateral; arco transverso que integrados se 
comportam auxiliando a propulsão do corpo de forma rígida e absorvendo parte da força 
de reação do solo de forma flexível para o tornozelo, o joelho e todo o membro inferior, 
influenciando no eixo de rotação dessas articulações (COWAN; JONES; ROBINSON, 





Figura 1: Estrutura óssea do pé. Fonte: Adaptado de (VAN, 2003)  
Para Neumann (5) e Hamill et al 1999 (11), o arco longitudinal medial tem como 
característica ser mais alto e dinâmico do que o lateral, com trajetória que perpassa o 
calcâneo, tálus, navicular, primeiro cuneiforme e primeiro metatarso. Os arcos possuem 
a função de absorção do choque e de suporte após o contato com o solo. Por meio da 
altura do arco medial, os pés são classificados em: normais; cavos; planos. Os tipos de 
pés são subdivididos em rígidos ou flexíveis. O pé rígido tem o arco elevado e ocorre 
quando o arco medial não faz nenhum contato com o solo, podendo causar deficiência 
na parte de absorção de impacto. Já o pé plano é hipermóvel, e o apoio no solo ocorre 
com maior área de superfície plantar, apresentando enfraquecimento da face medial e 
permitindo a pronação excessiva na fase de apoio. Essas manifestações podem gerar 
alterações no alinhamento do membro inferior (HAMILL, 1999; NEUMANN, 2010).  
Os arcos também são sustentados por músculos, principalmente os inversores 
e eversores do tornozelo. Os músculos tibial posterior, flexor longo do hálux e flexor 
longo dos dedos transpõem o tornozelo posteriormente no lado medial, passando sob o 
sustentáculo do tálus do calcâneo, conferindo um leve apoio ao lado medial do pé 
(NEUMANN, 2010). O músculo fibular longo estende‑se sobre o pé do lado lateral até 
medial, fornecendo suporte para os arcos transversos e longitudinal lateral (LIPPERT, 
2003; NEUMANN, 2010). 
 A articulação do tornozelo se refere principalmente a articulação talocrural que 
é formada pela articulação da face superior da tróclea do tálus com a cavidade 
retangular formada pela extremidade distal da tíbia e ambos os maléolos, mas também 
inclui duas articulações relacionadas: a articulação tibiofibular que é formada pela 




tibiofibular que é formada pela articulação da face medial convexa da parte distal da 
fíbula, com a incisura fibular côncava da tíbia (LIPPERT, 2003).  
A articulação talocrural recebe o seu suporte mais forte a partir dos ligamentos 
colaterais. O ligamento colateral lateral sustenta o aspecto lateral do tornozelo, 
minimizando a inversão (LIPPERT, 2003). Eles são compostos de três bandas: 
ligamento talofibular anterior, que se origina no colo do tálus e se prende na ponta da 
fíbula; ligamento calcaneofibular, a partir do calcâneo até a ponta da fíbula; e ligamento 
talofibular posterior, do corpo do tálus até a ponta da fíbula (OATIS, 1988). O aspecto 
medial da articulação do tornozelo é firmemente sustentado pelos ligamentos colaterais 
mediais, o ligamento deltoide. Este é composto de quatro bandas: tibionavicular, 
talotibial anterior, calcaneotibial e talotibial posterior. Essas bandas partem do maléolo 
medial até o navicular, ao sustentáculo e ao aspecto posterior do tálus (LEARDINI; 
O’CONNOR; GIANNINI, 2014; OATIS, 1988). Os ligamentos calcaneofibular e 
calcaneotibial controlam a rotação que ocorre na articulação do tornozelo, controlando 
o deslocamento posterior da plantiflexão e deslocamento anterior na dorsiflexão 
(LEARDINI; O’CONNOR; GIANNINI, 2014). 
As deformidades do complexo pé e tornozelo podem desenvolver-se por várias 
causas, como: malformações congênitas dos ossos; paralisia ou espasticidade 
muscular; esforços e sobrecargas ao suportar peso; calçados mal ajustados; 
combinação de vários fatores (NEUMANN, 2010). A função do pé pode ser alterada de 
forma significativa com qualquer variação no alinhamento do membro inferior ou como 
resultado de movimento anormal no elo do membro inferior (HAMILL, 1999; NEUMANN, 
2010). Ao entender os princípios básicos da anatomia e biomecânica do pé e tornozelo, 
devem ser considerados os vários tipos de prescrição de palmilhas. Assim, antes de se 
prescrever uma órtese, deve-se considerar que os pés rígidos necessitam de menos 
controle e mais materiais que favoreçam a absorção. Já os pés relativamente flexíveis 
necessitam de materiais que forneçam mais controle rígido, favorecendo a estabilidade 
e a função (MILLER, 1997). 
Cinesiologia e Biomecânica do pé  
O pé e o tornozelo agem como pontos de conversão do peso corporal durante a 
atividades funcionais em pé (ANDREWS, 2000). A espessura do calcanhar, do coxim 
adiposo e dos dedos serve para amortecer os impactos, assim como as articulações 
estão capacitadas para ajustes necessários ao equilíbrio (ANDREWS, 2000; 
NEUMANN, 2010). O exame dos pés tem grande importância, pois não é possível ter 




As anomalias encontradas são um sinal de desequilíbrio suprajacente, com 
frequência, localizadas nas articulações vizinhas e no tronco (BIENFAIT; ESTÁTICOS, 
1995). A função primária do tornozelo/pé é absorver o choque e proporcionar impulso 
para o corpo durante atividades funcionais. Enquanto se caminha, corre ou sobe e desce 
escadas, o complexo do pé precisa ser suficientemente maleável para absorver os 
impactos de milhões de contatos durante a vida (BIENFAIT; ESTÁTICOS, 1995).  
Essa maleabilidade também permite que o pé adapte‑se às incontáveis 
configurações espaciais entre ele e o solo (HAMILL, 1999; HERBERT, 2003; 
NEUMANN, 2010). De forma oposta, a caminhada, corrida, subida e descida de degraus 
também exigem que o pé seja relativamente rígido para ser capaz de resistir a grandes 
propulsões (ABASS; FAIHAN, 2015). Assim, essas atividades funcionais são tarefas 
sensório-motoras frequentemente executadas no dia a dia e envolve a interação 
complexa e simultânea entre os sistemas motor, sensorial e cognitivo (ABASS; FAIHAN, 
2015). 
Anatomia do joelho 
O joelho é uma articulação completa e complexa, exposta constantemente à 
ação do peso corporal. É a maior e mais superficial articulação do corpo, classificada 
como sinovial do tipo gínglimo, o músculo mais importante na estabilidade do joelho é o 
quadríceps femoral (DE CASTRO; VIERA, 2009; MOORE; DALLEY; AGUR, 2014).O 
joelho possui três articulações: tibiofemoral medial e lateral e patelofemoral.  A estrutura 
articular do joelho é formada pelos côndilos femorais, côndilos tibiais e patela. Vários 
tecidos moles contribuem para a estabilidade do joelho (por exemplo, ligamentos 
cruzados e colaterais) e fornecem amortecimento dentro da articulação (por exemplo, 
meniscos). A cápsula articular do joelho é fortalecida por ligamentos extracapsulares, 
que são o ligamento da patela, ligamentos colaterais fibular e tibial, ligamento oblíquo e 
ligamento poplíteo arqueado, e por ligamentos intracapsulares, que são os ligamentos 






Figura 2: Articulação do joelho direito (aberta), com ligamentos (vista anterior). Patela e 
cápsula articular retiradas; fêmur ligeiramente flexionado. Fonte: adaptado (DE CASTRO; 
VIERA, 2009). 
O ligamento da patela é importante para o alinhamento da patela com a face 
articular patelar do fêmur. O posicionamento oblíquo do fêmur e a linha da tração do 
quadríceps femoral em relação ao eixo do tendão patelar e da tíbia favorece o 
deslocamento lateral da patela. Os ligamentos colaterais são tensionados na extensão 
completa do joelho, contribuindo para a estabilidade na posição de pé. Durante a flexão, 
eles se tornam cada vez mais frouxos, permitindo e limitando a rotação do joelho, ou 
seja, funcionam como ligamento de contenção (STANDRING, 2010). 
Os ligamentos cruzados cruzam-se dentro da cápsula articular, fora da cavidade 
sinovial. Durante a rotação medial da tíbia sobre o fêmur, esses ligamentos espiralam-
se ao redor um do outro, e se desenrolam durante a rotação lateral, a qual é mais ampla 
com o joelho fletido. O ligamento cruzado anterior e o ligamento cruzado posterior 
trabalham limitando o deslizamento para frente e para trás do fêmur sobre o platô tibial 
durante a flexão e a extensão do joelho, eles também limitam a hiperextensão (MOORE; 
DALLEY; AGUR, 2014; NETTER, 2018).   
Os meniscos são lâminas de fibrocartilagem no formato de meia-lua, sendo 




margens anteriores dos meniscos, fixando-os um ao outro durante movimentos do 
joelho. O menisco medial é menos móvel sobre o platô tibial do que o menisco lateral, 
que é menor. A ruptura dos ligamentos colaterais tibiais costuma resultar em ruptura do 
menisco medial, que se rompe com maior facilidade do que o menisco lateral, que é 
mais protegido por ter mais mobilidade (DE CASTRO; VIERA, 2009; NETTER, 2018).  
Por fim, doze músculos atuam na articulação do joelho e são classificados em 
três grupos: os isquiostibiais (IsTs), o quadríceps e músculos não-classificados. O grupo 
dos IsTs inclui os músculos semitendíneo, semimembranáceo e bíceps femural. O 
quadríceps é constituído pelos músculos reto femural e três vastos - vasto lateral, medial 
e intermédio. O grupo de músculos não-classificados da articulação do joelho inclui o 
sartório, o grácil, o poplíteo, o gastrocnêmio e o plantar. Os dois últimos músculos atuam 
predominantemente na articulação do tornozelo, embora passem atrás da articulação 
do joelho e possuam alguma capacidade de flexão (MOORE; DALLEY; AGUR, 2014; 
STANDRING, 2010). 
Cinesiologia e Biomecânica do joelho  
O movimento da articulação do joelho, embora mensurável ao redor dos três 
eixos, é dominado por flexão e extensão no plano sagital. A amplitude movimento da 
extensão completa (0º) à flexão completa é de aproximadamente 140º. O movimento do 
joelho no plano transversal acompanha tipicamente a flexão e extensão e é referido 
como rotação tibial e medial e lateral. O movimento no plano transversal é uma função 
da posição do joelho no plano sagital. Nenhuma rotação do joelho é permitida quando 
o joelho está completamente estendido; contudo, até 45º de rotação lateral e 30º de 
rotação medial são possíveis quando o joelho está fletido até 90º. Na extensão 
completa, a rotação é restrita pela arquitetura óssea da articulação, enquanto além de 
90º de flexão o movimento é limitado pelos tecidos moles esticados ao redor da 
articulação (FRANKEL, 2003; OKUNO; FRATIN, 2003).  
Anatomia do quadril 
O quadril é uma das estruturas mais complexas da anatomia humana. É a 
estrutura responsável por sustentar o peso do corpo, estando conectado diretamente 
aos membros inferiores. As estruturas ósseas que compõem o quadril são formadas 
pelos ilíacos, sacro e fêmur, formando assim as seguintes articulações: sínfise púbica, 
articulação sacro-ilíaca e articulação femoroacetabular. Nas estruturas onde se 
articulam os ossos, encontra-se a cartilagem hialina, principalmente na articulação 
femoroacetabular, fazendo com que a congruência entre as estruturas seja muito maior, 




amortecimento de impactos, juntamente com as membranas sinoviais, que participam 
de forma ativa na secreção de fluido sinovial para que a cápsula articular se mantenha 
lubrificada (NETTER, 2018; TORTORA; DERRICKSON, 2016). 
Apesar de ser uma articulação classificada como anfiartrose, pois possui a 
sínfise púbica, acaba tendo uma movimentação muito restrita. Já na articulação que faz 
conexão com os membros inferiores, a movimentação é muito mais ampla, permitindo 
maiores ângulos de movimento. Na articulação sacro-ilíaca, também se realizam 
movimentos de amplitude restrita, caracterizando-se por ser uma articulação sinovial 
tipo diartrose de “esfera-soquete”, formada basicamente pela cabeça do fêmur 
encaixada no acetábulo do ilíaco (TORTORA; DERRICKSON, 2016). 
 
Figure 3: Ossos e ligamentos do quadril. Fonte: adaptado Hank Grebe / 
Shutterstock.com. 
Para que a articulação se mantenha estável, é necessária uma ampla estrutura 
muscular e ligamentar. Dentre as estruturas musculares, podemos citar como principais: 
glúteo máximo: realiza os movimentos de extensão e rotação lateral do quadril; glúteo 
médio: produz movimentos de abdução e rotação medial da coxa; glúteo mínimo: 
executa movimentos de abdução e rotação medial da coxa, já as fibras anteriores 
realizam a flexão do quadril; piriforme: produz movimentos de abdução e rotação lateral 




realiza o movimento de rotação lateral da coxa; obturatório interno: faz o movimento de 
rotação lateral da coxa; obturatório externo: realiza o movimento de rotação lateral da 
coxa; quadrado femoral: faz movimento de rotação lateral e adução da coxa (NETTER, 
2018; TORTORA; DERRICKSON, 2016).  
Sobre os ligamentos estabilizadores, podemos citar: cápsula articular: estrutura 
espessa, responsável por envolver a articulação coxofemoral; ligamento iliofemoral: 
encontra-se anterior à articulação, reforçando a ação da cápsula articular; ligamento 
pubofemoral: encontra-se na crista obturatória e ramo superior do púbis, unindo-se 
distalmente com a cápsula articular e ligamento iliofemoral; ligamento isquiofemoral: 
feixe triangular que se origina no ísquio distal e posterior ao acetábulo, se unindo às 
fibras circulares da cápsula articular; ligamento da cabeça do fêmur: ligamento inserido 
na fóvea da cabeça do fêmur e incisura da cavidade acetabular. Em algumas pessoas, 
não se encontra essa estrutura; orla acetabular: fibrocartilagem encontrada na margem 
do acetábulo, aumentando a profundidade da estrutura da cavidade; ligamento 
transverso do acetábulo: porção da estrutura da orla acetabular que consiste em fibras 
mais reforçadas que realizam um cruzamento na incisura acetabular (NETTER, 2018; 
TORTORA; DERRICKSON, 2016). 
Cinesiologia e biomecânica do quadril  
A estrutura do quadril é uma das articulações mais funcionais do organismo, 
depois da articulação do ombro. Devido à grande quantidade de movimentos que a 
articulação possibilita, o quadril é uma das estruturas que possuem maior 
movimentação. A articulação femoroacetabular é responsável pela maior parte dos 
movimentos. Ela permite com que o fêmur realize livremente a rotação de 360º, bem 
como essa mesma estrutura consegue girar em torno do seu próprio eixo cerca de 90º. 
Devido à grande amplitude, geralmente nos movimentos desportivos acabam-se 
praticando movimentos na amplitude total, ou mesmo em amplitudes maiores do que a 
articulação poderia suportar, expondo assim à possíveis intercorrência e predispondo a 
manifestação de patologias (FRANKEL, 2003; HAMILL, 1999; NEUMANN, 2010). 
Vale salientar que, pelo fato de ser uma das articulações mais importantes do 
organismo, tem como principais funções a sustentação de peso e a locomoção. Por 
conta dessas funções, é necessária toda a estrutura óssea e muscular para que os 
movimentos e suporte de carga corpórea seja mantido com o máximo de integridade 





O ciclo da marcha compreende o intervalo entre o contato do pé com o solo, 
definido como 0%, ao próximo contato do mesmo pé com o solo (fechando o ciclo em 
100%). Essa sequência de eventos é dividida em duas fases: fase de apoio, quando o 
membro se encontra em contato com o solo, com duração em torno de 60 a 62% do 
ciclo, fase de oscilação, quando o mesmo não está em contato com o solo, completando 
os 40% ou 38% restantes do ciclo (KIRKWOOD RN, 2016). A fase de apoio do ciclo da 
marcha é subdividida em cinco subfases (contato inicial, resposta à carga, apoio médio, 
apoio terminal e pré-oscilação) e a fase de oscilação é subdividida em três subfases 
(oscilação inicial, média e final)(ABASS; FAIHAN, 2015; KIRKWOOD RN, 2016). 
 
Figura 4: Fases da marcha. Fonte: adaptado (KIRKWOOD RN, 2016) 
Subir e descer escadas 
A marcha tem sido usada em vários estudos como uma tarefa para analisar o 
movimento biomecânico dos indivíduos (ABASS; FAIHAN, 2015; KAUR; RIBEIRO; 
THEIS; WEBSTER et al., 2016). Porém, por mais que seja a atividade funcional mais 
comum cotidianamente, deficiências residuais podem nem sempre ser evidentes 
durante esta tarefa pois envolve uma carga articular relativamente baixa do membro 
inferior. Subir e descer degraus requer ângulos maiores das articulações dos membros 
inferiores e gera até três vezes maior torque externo de flexão do joelho do que a 
marchar em solo nivelado (ANDRIACCHI; ANDERSSON; FERMIER; STERN et al., 
1980). Esta é uma das atividades mais difíceis e perigosas da vida diária quando a 
função sensório-motora está comprometida. Esse comprometimento pode ser visto em 




descer degraus é evidente ao ser incluída nas ferramentas com foco na avaliação do 
joelho, por exemplo, Knee Injury and Osteoarthritis Outcome Score (pontuação de 
resultado de lesão no joelho e osteoartrite) (ROOS; ROOS; LOHMANDER; EKDAHL et 
al., 1998) e Lysholm questionnaire (Questionário Lysholm) (TEGNER; LYSHOLM, 
1985). As fases para subir degraus são divididas em: aceitação de peso, balanço, 
propulsão para frente continuada, enquanto que a descida de degraus é dividida em: 
aceitação de peso, propulsão a frente continuada, descida controlada (RICHARDS, 
2018; SOLE; TENGMAN; GRIP; HÄGER, 2016).  
Ao subir, o indivíduo é obrigado a elevar seu centro de gravidade durante o pull 
up e, em seguida, mantê-lo para a próxima etapa. Isso é obtido por meio da contração 
muscular concêntrica, que desloca o centro de gravidade verticalmente, cujo o 
subproduto é a geração de energia potencial. Clinicamente, é importante notar que 
McFadyen e Winter (1988) identificou o dedo do pé na fase de pull-up como o maior 
ponto de instabilidade na subida de escadas (MCFADYEN; WINTER, 1988). Existem 
duas explicações para isso: em primeiro lugar, o efeito dos momentos externos de flexão 
e, em segundo lugar, a geometria articular das articulações, em particular a articulação 
do joelho. Na ponta dos pés, todo o peso corporal é transferido para o membro de apoio, 
onde o quadril, joelho e as articulações do tornozelo estão todas flexionadas. Nesta 
posição, todos os momentos externos aplicados nas principais articulações dos 
membros inferiores são momentos de flexão. O indivíduo, portanto, requer uma geração 
considerável de atividade muscular concêntrica para superar o efeito de colapso desses 
momentos externos. À medida que o pull up continua, a estabilidade aumenta devido ao 
efeito diminuído desses momentos de flexão (RICHARDS, 2018). 
A descida de degraus é mais desafiadora do que a subida de degraus. De uma 
perspectiva clínica Shinno et al (1971) sugere que durante a descida a estabilidade é 
mais dependente de função do quadríceps, portanto, qualquer fraqueza no quadríceps 
pode aparecer como uma capacidade prejudicada de descer degraus em comparação 
com subir escadas (SHINNO, 1961). McFadyen e Winter (1988) apoia esta visão e 
afirmam que a musculatura do quadril contribui pouco para o trabalho de descida, isso 
é realizado predominantemente pela contração excêntrica do quadríceps (MCFADYEN; 
WINTER, 1988). Ao descer, o indivíduo deve manter ativamente o seu centro de 
gravidade para a frente e, em seguida, resistir à gravidade durante a fase controlled 
lowering. Isso é alcançado por meio da contração muscular excêntrica, que controla a 
taxa de abaixamento do centro de gravidade por meio da absorção de energia cinética. 
Se não houvesse uma forte contração excêntrica, o centro de gravidade seria acelerado 




Pé plano e pronação excessiva dos pés 
Conforme Filippin e colaboradores (FILIPPIN; BARBOSA; SACCO; LOBO DA 
COSTA, 2007) os pés representam a base para uma boa postura, além de serem 
suporte fundamental para a posição bípede humana. Assim, quando debilitados causam 
posturas inadequadas, alterando a ação muscular (COWAN; JONES; ROBINSON, 
1993). 
O pé plano é caracterizado pela diminuição ou pelo desaparecimento dos arcos 
longitudinais do pé (NEUMANN, 2010). Como supracitado, isso compromete a força 
propulsora dada pelos músculos que atuam nas alavancas segmentadas do pé, em grau 
variável, dependendo se decorre de uma deformidade postural ou estrutural (HAMILL, 
1999; NEUMANN, 2010; VAN, 2003). Para Peterson e Renström (PETERSON, 2002), 
o pé plano pode ser um mecanismo por meio do qual o corpo compensa outros defeitos 
ou desvios anatômicos suaves. Esse tipo de pé pode levar a uma modificação no 
trabalho biomecânico da musculatura da coxa, de forma que a perna, o joelho e o quadril 
fiquem sujeitos a uma sobrecarga maior, podendo ser a causa de lesões ou condições 
dolorosas nessas áreas (HERBERT, 2003). O pé plano pode ser classificado em: 
fisiológico, que se manifesta por frouxidão ligamentar; idiopático; congênito; 
neuromuscular por desequilíbrio muscular; pós-traumático, ou seja, como sequela de 
fraturas (HERBERT, 2003). 
A pronação excessiva dos pés está associada a lesões musculoesqueléticas 
prevalentes (IRVING, D. B.; COOK, J. L.; YOUNG, M. A.; MENZ, H. B., 2007; LERSCH; 
GRÖTSCH; SEGESSER; KOEBKE et al., 2012; SHIH; TENG; POWERS, 2019). 
Quando o retropé entra em contato com o solo rapidamente ocorre o movimento de 
eversão na articulação subtalar que leva ao movimento triplanar do talus em adução, 
dorsiflexão e rotação interna (DUGAN; BHAT, 2005; NOVACHECK, 1998). Devido o 
acoplamento do movimento do tálus com a tíbia e fíbula através da pinça maleolar, 
durante a pronação do pé ocorre um movimento de rotação interna de todo o membro 
inferior durante a pronação (NOVACHECK, 1998).  
Quando este movimento ocorre de forma controlada, permite que o corpo seja 
capaz de absorver as altas energias transferidas para os segmentos corporais geradas 
pela força de reação do solo durante a fase de apoio da marcha, subida e descida de 
degraus (CHAN; RUDINS, 1994; PERRY; LAFORTUNE, 1995; PRATT, 1989). Ao longo 
do desenvolvimento da fase de apoio, o pé deve retornar à posição em supinação para 
transformar-se em uma alavanca rígida para a preparação para a fase de propulsão do 




pronação ocorre de forma excessiva, o excesso de movimento de rotação interna e o 
não retorno do pé a posição de alavanca rígida podem ser fatores que predispõem 
indivíduos com pronação excessiva a apresentarem lesões musculoesqueléticas como: 
síndrome do estresse tibial medial, dor patelofemoral e tendinopatia de Aquiles 
(DOWLING; MURLEY; MUNTEANU; SMITH et al., 2014; NEAL; GRIFFITHS; 
DOWLING; MURLEY et al., 2014). 
Estudos mostram a pronação excessiva dos pés como um possível fator de risco 
no desenvolvimento de diversas lesões em diferentes populações. Esse padrão de 
movimento pode levar a um aumento na magnitude, velocidade e duração da rotação 
interna dos membros inferiores (joelho e/ou quadril), por meio da interdependência 
mecânica entre as rotações do tálus e da perna, na articulação talocrural (NEAL; 
GRIFFITHS; DOWLING; MURLEY et al., 2014). A ocorrência desse padrão de 
movimento altera os torques articulares (SOUZA; PINTO; TREDE; KIRKWOOD et al., 
2009), reduz a rigidez e o comprimento apresentados pelo membro inferior (BUTLER; 
CROWELL; DAVIS, 2003; GURNEY, 2002; PINTO; SOUZA; TREDE; KIRKWOOD et 
al., 2008) em atividades realizadas em cadeia cinética fechada e, consequentemente, 
pode alterar os estresses impostos sobre estruturas dos membros inferiores e complexo 
lombo-pélvico (PINTO; SOUZA; TREDE; KIRKWOOD et al., 2008). Dessa forma, a 
pronação excessiva da articulação subtalar pode levar à lesão de várias estruturas 
articulares e músculo-tendíneas no complexo tornozelo-pé, joelho, quadril e complexo 
lombo-pélvico (PINTO; SOUZA; TREDE; KIRKWOOD et al., 2008; WILLIAMS III; 
MCCLAY; HAMILL, 2001). 
A recente revisão sistemática de Menéndez et al 2020 (MENÉNDEZ; BATALLA; 
PRIETO; RODRÍGUEZ et al., 2020) mostrou que a pronação excessiva do pé parece 
estar relacionada com o desenvolvimento da síndrome do estresse tibial medial (MTSS) 
em corredores iniciantes uma vez que valores mais elevados para a queda do navicular, 
um indicador da pronação excessiva do pé (MUELLER; HOST; NORTON, 1993), foram 
observados em corredores com MTSS em relação aos seus pares ilesos (BENNETT; 
REINKING; PLUEMER; PENTEL et al., 2001; RAISSI; CHERATI; MANSOORI; RAZI, 
2009). A torção em abdução e o levantamento precoce do calcanhar também foram 
descritos como mecanismos compensatórios que levam a pronação excessiva e uma 
marcha não propulsiva na corrida (ROOS; ROOS; LOHMANDER; EKDAHL et al., 1998; 
TWEED; CAMPBELL; AVIL, 2008), em que a carga no tendão tibial posterior é 
aumentada (ROOS; ROOS; LOHMANDER; EKDAHL et al., 1998), favorecendo o 




movimentos disfuncionais (YATES; WHITE, 2004). Fatores comumente associados com 
a pronação excessiva dos pés podem ser vistos na figura 2.  
   
 
Figura 5: Fatores comumente associados com a pronação excessiva dos pés. Fonte: Adaptado 
Neumann (2011) 
Uma revisão sistemática realizada previamente também corroborou com os 
achados de Menéndez et al 2020 (MENÉNDEZ; BATALLA; PRIETO; RODRÍGUEZ et 
al., 2020), Neal et al 2014 (NEAL; GRIFFITHS; DOWLING; MURLEY et al., 2014) 
através da busca por estudos de coorte prospectivos que investigassem a postura e 
função do pé como fator de risco para lesão por uso excessivo de membros inferiores 
encontraram que haviam fortes evidências de que uma postura em pronação do pé era 
um fator de risco para o desenvolvimento de MTSS e evidências muito limitadas de que 
uma postura em pronação do pé era um fator de risco para o desenvolvimento de dor 
patelofemoral.  
Corroborando com esses achados, estudos prévios demostraram que devido ao 
aumento da pronação do pé e consequente aumento da rotação medial de joelho e 
quadril (RESENDE; DELUZIO; KIRKWOOD; HASSAN et al., 2015; SOUZA; PINTO; 
TREDE; KIRKWOOD et al., 2010) explica a relação entre aumento da pronação e 
diferentes condições de saúde de membros inferiores, como a dor patelofemoral 
(VENTURINI; MORATO; MICHETTI; RUSSO et al., 2006), a tendinose patelar 
(MENDONÇA; MACEDO; FONSECA; SILVA, 2005) e a degeneração do quadril 
(GROSS; NIU; ZHANG; FELSON et al., 2007). Movimentos como de supinação e 
pronação excessiva do pé, podem ser transferidos de forma ascentente aos membros 
inferiores, sobretudo devido ao ângulo oblíquo da articulação subtalar, podendo gerar 




articulação patelofemoral (BITTENCOURT, 2010; BOLDT; WILLSON; BARRIOS; 
KERNOZEK, 2013; SOUZA; PINTO; TREDE; KIRKWOOD et al., 2009).  
Chuter et al (2012), em uma revisão de literatura abordando as contribuições 
proximais e distais para lesões nas extremidades inferiores, aponta que movimentos 
como a pronação do pé excessiva ou prolongada têm sido relacionada a numerosas 
alterações funcionais nos membros inferiores, indicando lesões de uso excessivos que 
afetam o quadril, joelho, tornozelo e pé (CHUTER; DE JONGE, 2012). Segundo estudo 
de Riskowski et al (2013), dores nas articulações das extremidades inferiores são 
altamente prevalentes, sendo um dos fatores de risco a postura e/ou função dos pés 
(RISKOWSKI; DUFOUR; HAGEDORN; HILLSTROM et al., 2013). 
Estudo de Pohl et al (2007), sugere que o principal componente de pronação da 
articulação subtalar no plano coronal do retropé (eversão/inversão) seja transferido para 
rotação do plano transverso da tíbia, onde movimentos anormais do pé podem alterar a 
cinética e a cinemática dos membros inferiores, resultando em aumento dos riscos de 
lesões nas estruturas dos tecidos moles e/ou ósseos(POHL; MESSENGER; BUCKLEY, 
2007). Segundo Chuter et al (2012), a pronação excessiva ou prolongada pode atrasar 
a rotação externa da tíbia e interromper o tempo entre a extensão do joelho e supinação 
do retropé (CHUTER; DE JONGE, 2012). Além disso, o aumento da eversão do 
calcâneo associado à pronação excessiva da articulação subtalar, poderia resultar no 
aumento da abdução de joelho em atividades de cadeia cinética fechada (FONSECA; 
OCARINO; SILVA; AQUINO, 2007; JOHANSON; GREENFELD; HUNG; WALTERS et 
al., 2010). 
Palmilhas 
Qualquer material colocado entre a sola do sapato e o pé e que realize alguma 
influência nas forças de pressão que atuem no membro é considerada uma palmilha 
segundo Hamlyn et al (2012) (HAMLYN; DOCHERTY; KLOSSNER, 2012). Nesse 
contexto, com objetivo de reduzir a pronação excessiva dos pés comumente encontrada 
em indivíduos com pé plano, palmilhas com cunha medial têm sido prescritas (IRVING, 
DAMIEN B; COOK, JILL L; YOUNG, MARK A; MENZ, HYLTON B, 2007) buscando 
restaurar o padrão normal das atividades funcionais sem dor, permitindo que o pé 
acomode as variações da superfície e proporcionam uma estabilidade adequada para a 
propulsão (NAWOCZENSKI; LUDEWIG, 2004). 
As órteses plantares têm sido utilizadas há mais de 150 anos por profissionais 
de saúde, podendo auxiliar a apoiar, alinhar e corrigir deformidades nos pés e em outras 




naturais aos sintéticos. No início, seu material era bem simples, como o couro e as 
cortiças, e suas peças chegavam a ser feitas de metal. Com o passar do tempo, seus 
materiais foram evoluindo, com o intuito de gerar um maior conforto e um melhor efeito 
(REDMOND; LANDORF; KEENAN, 2009). 
Em geral, levando em consideração ao método construtivo da órtese, as 
palmilhas são divididas em pré-fabricadas, customizadas e palmilhas sob medida. As 
palmilhas pré-fabricada são aquelas produzidas em escala sem necessitar de um molde 
do pé do voluntário. Palmilhas feitas sob medida são aquelas confeccionadas para o 
paciente a partir de moldes dos seus pés e considerando as disfunções observadas na 
avaliação, enquanto as palmilhas customizadas são palmilhas ou elementos de 
palmilhas pré-fabricadas que são modificadas para atender melhor as características 
dos pacientes (REDMOND; LANDORF; KEENAN, 2009). 
Além disso, as palmilhas também podem ser classificadas como palmilhas 
proprioceptivas, palmilhas ortopédicas/biomecânicas e palmilhas de contato total. A 
primeira pretende fornecer diferentes densidades e texturas para estimular o 
alinhamento do corpo por resposta ao estímulo sensorial distal. Palmilhas ortopédicas 
ou biomecânicas seguem topografia ou inclinações específicas para que produzam uma 
modificação na cinética ou cinemática da tarefa funcional dos membros inferiores 
(NAGANO; BEGG, 2018). Palmilhas de contato total são palmilhas confeccionadas sob 
medida com o objetivo de aumentar a área de contato do pé com o solo, reduzindo a 
pressão plantar. São indicadas para pacientes com risco de ulcerações nos pés como 
diabéticos e portadores de hanseníase (NAGANO; BEGG, 2018; TAKATA; 
MATSUOKA; OKUMURA; IWAMOTO et al., 2013).  
Quando uma pessoa apresenta problemas nos pés e membros inferiores, 
órteses plantares são indicadas para correção, compensação, proteção e há ainda, as 
que somam o controle funcional com a proteção (MAJUMDAR; LAXTON; THUESEN; 
RICHARDS et al., 2013). Elas podem ser em forma de sapatos, sapatos modificados e 
palmilhas (pré-fabricadas ou personalizadas) (LOCKARD, 1988). A órtese escolhida irá 
depender da necessidade de cada indivíduo, o intuito é dar suporte e apoio ao corpo, 
aumentar a absorção do choque, oferecer alívio e reduzir as dores que surgem na planta 
do pé e no corpo proveniente de um não alinhamento esquelético (KIDO; IKOMA; HARA; 
IMAI et al., 2014), além disso, no caso deste estudo, objetiva também controlar 
movimentos e forças que agem nas articulações. As órteses plantares ou palmilhas 
ortopédicas são comumente prescritas por médicos, fisioterapeutas e podólogos. Os 




verificar os tipos de pisada e quais são as órteses plantares que necessitam ser 
prescritas (HAMLYN; DOCHERTY; KLOSSNER, 2012).  
As palmilhas ortopédicas proporcionam maior controle do pé, promove suporte 
aos arcos do pé e posiciona a articulação subtalar em uma posição mecanicamente 
mais estável (BRANTHWAITE; PAYTON; CHOCKALINGAM, 2004). Segundo estudos, 
as palmilhas vêm sendo amplamente utilizadas na prática clínica dos profissionais da 
saúde como auxiliares no tratamento de alterações músculo esqueléticas como a 
pronação excessiva, eversão do pé, aumento da rotação interna da tíbia, aumento do 
momento de inversão do tornozelo e aumento do momento de adução e rotação externa 
de joelho (BRANTHWAITE; PAYTON; CHOCKALINGAM, 2004; CHEUNG; CHUNG; 
NG, 2011) e de condições clínicas distais, como a fasceíte plantar, ou para condições 
proximais, como a dor patelofemoral (BOLDT; WILLSON; BARRIOS; KERNOZEK, 
2013; CRABTREE; DHOKIA; NEWMAN; ANSELL, 2009; CROSSLEY; VAN 
MIDDELKOOP; CALLAGHAN; COLLINS et al., 2016), controlando potencialmente as 
movimentações excessivas ou prolongadas da articulação subtalar (NAWOCZENSKI; 
LUDEWIG, 2004). 
Uma palmilha pré-fabricada tem uma produção em série e pode ser comprada 
nas prateleiras das lojas, fornecendo um apoio para um arco e amortecimento para a 
área geral do pé, além de ser mais barata (CRABTREE; DHOKIA; NEWMAN; ANSELL, 
2009). A produção da palmilha customizada tem uma maior liberdade de manufatura, 
no quesito geométrico e dos materiais com um formato ideal para cada tipo de pé. Este 
fator é primordial por proporcionar um maior conforto às pessoas (SALLES; GYI, 2012). 
Uma palmilha pré-fabricada pode ser modificada para se tornar uma palmilha 
customizada (CRABTREE; DHOKIA; NEWMAN; ANSELL, 2009).  
Os materiais mais comumente utilizados na confecção de palmilhas são etil-vinil-
acetato (EVA), couro, poron®, plastazote®, silicone, polipropileno e eventualmente 
cortiça. O material escolhido para customizar a palmilha precisa ter uma resposta 
adequada a temperatura, elasticidade, dureza, densidade, durabilidade, flexibilidade, 
resiliência, compressibilidade e, principalmente, conforto. As palmilhas macias são 
feitas com materiais de baixa dureza, geralmente moldadas a frio, o que equivale a 
pouco tempo de vida porque não podem ser remodeladas (KIDO; IKOMA; HARA; IMAI 
et al., 2014; MAJUMDAR; LAXTON; THUESEN; RICHARDS et al., 2013). As palmilhas 
semirrígidas precisam ser moldadas e podem ser remodeladas em altas temperaturas 
(KIDO; IKOMA; HARA; IMAI et al., 2014). Já as rígidas são feitas de materiais 




moldadas no pé através de materiais que podem ser modelados a baixas temperaturas 
(KIDO; IKOMA; HARA; IMAI et al., 2014). 
As palmilhas customizadas são fabricadas com material termo moldável para 
criar uma base de suporte aos pés, onde serão adicionadas cunhas mediais, laterais, 
anteriores ou posteriores no interior de calçados de indivíduos com alterações 
estruturais (GUIMARÃES; FREITAS; SILVA; TEIXEIRA, 2000; TELFER; ABBOTT; 
STEULTJENS; WOODBURN, 2013). Estas cunhas têm como objetivo o controle dos 
movimentos de pronação e supinação excessiva dos pés desempenhados em cadeia 
cinética fechada durante atividades funcionais (RODRIGUES; CHANG; TENBROEK; 
HAMILL, 2013). O alívio da dor e a capacidade de retorno aos níveis anteriores de 
atividades são medidas usadas para avaliar o sucesso da intervenção com órteses 
(NAWOCZENSKI; LUDEWIG, 2004). 
Os tipos de camadas que compõem uma palmilha não se distinguem em 
diferentes atividades do dia a dia. Sua composição básica se dá por intermédio de uma 
cobertura (parte superior da palmilha), de uma base de sustentação (parte inferior) e de 
elementos corretivos (colados na parte intermediária ou inferior). A grande questão para 
a prescrição ou confecção da palmilha adequada está no tipo de material utilizado. 
Nesse quesito, pode haver algumas variedades, e a escolha correta pode variar desde 
o perfil físico do indivíduo (no caso de um indivíduo mais pesado) até o tipo de atividade 
que ele pratica (TEMOTEO, 2019).  
A cobertura refere-se à parte superior da palmilha (que ficará em contato com o 
pé). Para que se possa ter uma maior precisão na prescrição da cobertura correta, é 
importante que se leve em consideração a dureza do material, representada por uma 
unidade denominada shore (TEMOTEO, 2019). A relação shore/dureza é diretamente 
proporcional, ou seja, caso se tenha um baixo shore, tem-se um material macio, quanto 
mais alto, mais duro é o material. Essa escala costuma variar entre 10 (extra macia) e 
100 (extra dura) (TEMOTEO, 2019).  
Importante ressaltar que se deve realizar uma avaliação minuciosa, e, dessa 
forma, pode-se atestar a real necessidade de seu uso (HAMLYN; DOCHERTY; 
KLOSSNER, 2012; TELFER; ABBOTT; STEULTJENS; WOODBURN, 2013; TWEED; 
CAMPBELL; AVIL, 2008). As etapas do processo de avaliação para a escolha de uma 
palmilha convergem para o que se denomina diagnóstico cinesiológico funcional que 





É importante avaliar se o paciente sente dor e, principalmente, observar se há 
movimentos reduzidos ou aumentados que possam ter relação com a queixa principal. 
Ou seja, deve-se avaliar o movimento através de atividades funcionais, por exemplo, na 
marcha, subir e descer degraus, para assim, relacionar os padrões de movimento 
daquele paciente com as queixas álgicas e usar a órtese como um recurso terapêutico 
auxiliar à cinesioterapia. Existem diversos recursos para se avaliar padrões de 
movimento e postura dos pés:  
Índice de Postura do Pé (FPI): é uma ferramenta utilizada para diagnóstico 
clínico destinada a quantificar o grau que um pé pode ser considerado na posição 
neutra, em pronação ou em supinação. Destina-se a ser um método simples de marcar 
os vários recursos da postura dos pés em um único resultado quantificável, que por sua 
vez fornece uma indicação da situação geral do pé (JASTIFER; GUSTAFSON, 2014). 
Todas as observações são realizadas com o indivíduo em pé em um ambiente 
descontraído, apoio bipodal e posição neutra estática (KOPMAN; LIEN; NAGUIB, 2011). 
O usuário atribui uma pontuação para uma série de observações. Características da 
postura aproximada do neutro são classificadas como zero, enquanto a postura em 
pronação é dado um valor positivo e em supinação apresenta um valor negativo. 
Quando as pontuações são combinadas, o valor total fornece uma estimativa da postura 
geral do pé que deve ser avaliado de forma independente (ABOURAZZAK; KADI; 
AZZOUZI; LAZRAK et al., 2014; CANTALINO; MATTOS, 2006; REDMOND; CROSBIE; 
OUVRIER, 2006).  
O FPI é composto por seis itens de observação validados. O retropé é avaliado 
através da palpação da cabeça do tálus, a observação das curvas acima e abaixo do 
maléolo lateral e a posição de inversão/eversão do calcâneo. As observações do antepé 
consistem na avaliação da região da articulação talonavicular, a congruência do arco 
longitudinal medial e a extensão da abdução/adução do antepé sobre o retropé (BULDT; 
MURLEY; LEVINGER; MENZ et al., 2015; CANTALINO; MATTOS, 2006; REDMOND; 
CROSBIE; OUVRIER, 2006). Cada um dos testes de componentes ou observações são 
simplesmente classificados em 0 para neutro, -1 para supinação e -2 para sinais claros 
de supinação, +1 para pronação e +2 para sinais claros de pronação. Uma pontuação 
total entre 0 a +5 é considerado uma postura normal do pé, +6 a +9 é classificado como 
pronação e 10+ alta pronação do pé, enquanto entre –1 a –4 caracteriza uma postura 
em supinação e –5 a –12 configura uma alta supinação do pé (ABOURAZZAK; KADI; 





Figura 6: FPI. Fonte: adaptado (Rodríguez e colaboradores; 2018) 
Análise de dados 
Mapeamento Estatístico Paramétrico (MPE): 
Outro ponto importante é com relação a análise de dados, sabe-se que a 
avaliação da cinemática e cinética das articulações possibilita uma melhor compreensão 
do desenvolvimento e risco de lesões (BITTENCOURT; MEEUWISSE; MENDONÇA; 
NETTEL-AGUIRRE et al., 2016; NIGG; BALTICH; HOERZER; ENDERS, 2015). Para 
isso, este estudo decorre do método de mapeamento paramétrico estatístico (MPE), 
que é uma técnica estatística aplicada usada para detectar sinais contínuos em espaço-
temporais. Uma série temporal é uma sequência de observações de uma variável ao 
longo do tempo (PATAKY; ROBINSON; VANRENTERGHEM; SAVAGE et al., 2014). 
Neste estudo usando o MPE, pode-se exemplificar como uma variável a pronação 
excessiva dos pés observada em toda execução das atividades de marcha, subida e 
descida de degraus.  
Por outro lado, essas séries temporais são caracterizadas por seus padrões 
cíclicos e muitas vezes podem ser descritos por alguns parâmetros discretos, ou seja, 
métricas zero-dimensionais, como valores de pico ou amplitude de movimento 
(BITTENCOURT; MEEUWISSE; MENDONÇA; NETTEL-AGUIRRE et al., 2016; 
HRELJAC; MARSHALL; HUME, 2000; WILLEMS; WITVROUW; DELBAERE; DE COCK 




Contudo, parâmetros discretos capturam apenas picos e médias e não avaliam 
aspectos importantes das séries temporais, como a forma do padrão e, portanto, são 
limitados em sua capacidade de detectar diferenças entre as condições ou populações. 
Em contra partida, há outras abordagens que superam essa limitação e consideram toda 
a série temporal, por exemplo, a análise de componentes principais que aplica métodos 
estatísticos mais complexos (FOCH; MILNER, 2014; MÜNDERMANN; NIGG; HUMBLE; 
STEFANYSHYN, 2003; NIGG; BALTICH; MAURER; FEDEROLF, 2012). No entanto, 
resultados de tais análises são difíceis de interpretar porque os eixos principais não 
coincidem com eixos anatômicos ou funcionais.  
Recentemente, MPE foi sugerido como método adequado para analisar dados e 
mostrou ser superior à simplificação de análises de parâmetros discretos (TRUDEAU; 
VON TSCHARNER; VIENNEAU; HOERZER et al., 2015). Por exemplo, o MPE foi usado 
para detectar diferenças na cinemática do joelho entre os pacientes após lesão do 
ligamento cruzado anterior e indivíduos controle que não sofreram lesão do ligamento 
cruzado anterior (PATAKY; ROBINSON; VANRENTERGHEM; SAVAGE et al., 2014), 
compensações de marcha após a artrodese tibiotalar (SOLE; PATAKY; TENGMAN; 
HÄGER, 2017), heterogeneidade na intensidade muscular durante caminhada entre 
grupos de diferentes idades (BRUENING; COONEY; RAY; DAUT et al., 2016) e 
diferenças na reação de força do solo entre correr em diferentes velocidades (FOCH; 
MILNER, 2014; ROBINSON; VANRENTERGHEM; PATAKY, 2015). Análises contínuas 
no tempo através do MPE contam com múltiplas comparações ao longo da trajetória e 
têm sido cada vez mais utilizadas na pesquisa biomecânica para determinar diferenças 
entre populações, intervenções e metodologias. 
Objetivo 
Por fim, após avaliação da literatura é sabido que se deve prescrever a palmilha 
que mais se encaixa no perfil do indivíduo, porém, há uma divergência na literatura 
quanto à eficácia das palmilhas pré-fabricadas e as palmilhas customizadas. Há autores 
que defendem que as palmilhas pré-fabricadas (com apenas o suporte do arco 
longitudinal medial) seria o suficiente para controlar a pronação excessiva dos pés 
(BRANTHWAITE; PAYTON; CHOCKALINGAM, 2004; MCCULLOCH; BRUNT; 
VANDER LINDEN, 1993; MOSS; GORTON; DETERS, 1993), enquanto outros autores 
assumem que palmilhas customizadas (com suporte do arco longitudinal medial e cunha 
medial) apresentariam um controle mais efetivo do pico de eversão do calcâneo 





Nesse contexto, levando em consideração todos os aspecto citados, o presente 
estudo visou suprir uma lacuna no conhecimento e uma divergência na literatura, 
podendo nortear a tomada de decisão clínica em relação à prescrição de palmilhas pré-
fabricadas ou palmilhas customizadas quanto à eficácia dessas para limitar a pronação 
excessiva dos pés e movimentos acoplados ascendentes (eversão do calcâneo, rotação 
medial de membros inferiores) e forças externas (momento eversor de tornozelo e 
momento adutor de joelho).  
2. Objetivo geral: 
O presente estudo objetivou empregar o SPM para identificar os efeitos de 
palmilhas pré-fabricadas sustentadas em arco (PREF) versus palmilhas pré-fabricadas 
sustentadas em arco modificadas com a adição de uma cunha medial de 6º (CUST) nos 
ângulos e momentos na biomecânica dos membros inferiores durante a caminhada, 
subida e descida de degraus. As hipóteses são que ambas as palmilhas irão reduzir a 
eversão do calcâneo, aumentar o momento externo de adução do joelho (KAM) e reduzir 
a rotação interna do quadril durante todas as tarefas, sendo os efeitos ao longo do tempo 
mais longos para as palmilhas modificadas. 
3. Objetivos específico: 
Identificar os efeitos de palmilhas PREF nos ângulos e momentos na biomecânica 
dos membros inferiores durante a caminhada, subida e descida de degraus; 
Identificar os efeitos de palmilhas CUST nos ângulos e momentos na biomecânica 
dos membros inferiores durante a caminhada, subida e descida de degraus; 
Comparar os achados de ângulos e momentos das palmilhas PREF e CUST na 
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Background: Prefabricated and customized insoles are used in clinical practice aiming 
to reduce foot pronation. Although data exist on the effects at key points within the stance 
phase, an exploration of the effect of different insoles using time series analysis may 
reveal more detail of their efficacy.   
Research question: What are the effects revealed by a time series analysis of arch-
supported prefabricated insoles (PREFABRICATED) versus arch-supported 
prefabricated insoles customized with a 6º medial wedge (CUSTOM) on the lower limb 
biomechanics during walking, stair ascent and descent in individuals with pronated feet?  
Methods: Nineteen individuals with excessive foot pronation (Foot Posture Index ≥ 6) 
performed walking, stair ascent and descent tasks using three insoles: CONTROL (flat 
surface), CUSTOM, and PREFABRICATED. Angles and moments of ankle and knee 
coronal plane, as well as hip transverse plane, were compared between conditions using 
the statistical parametric mapping (SPM).  
Results: For walking, CUSTOM reduced ankle eversion moment compared to 
CONTROL during midstance and PREFABRICATED during propulsion. CUSTOM 
reduced KAM during midstance and propulsion compared to PREFABRICATED. 
Compared to CONTROL, CUSTOM and PREFABRICATED reduced hip internal rotation 
during propulsion and loading response, respectively. For stair ascent, CUSTOM 
reduced eversion movement during midstance and propulsion. PREFABRICATED 
reduced eversion movement during midstance in comparison to CONTROL. For stair 
descent, CUSTOM increased eversion movement during propulsion compared to 
PREFABRICATED. CUSTOM reduced hip internal rotation angle for stair ascent during 
propulsion, reduced the medial rotation movement during midstance compared to 
CONTROL, and reduced medial rotation during midstance compared to 
PREFABRICATED. CUSTOM increased KAM for stair ascent and descent during 
propulsion.  
Significance: These findings suggest both CUSTOM and PREFABRICATED reduce foot 
pronation, however more non-local effects, such as changes in KAM and hip internal 
rotation were seen only in the CUSTOM. Therefore, CUSTOM may be preferable if the 
objective is to modify the knee and hip mechanics.   
 






Different types of insoles are described in the literature aiming to reduce foot 
pronation. Some authors employ low-cost prefabricated insoles which only consider foot 
size [1, 2], whereas others consider customizing prefabricated insoles by adding medial 
or lateral wedges [3, 4], and custom-made insoles manufactured through foot casting 
aim to position the subtalar joint in neutral [5, 6]. The prescription of insoles has focused 
on reducing foot pronation, and significant reductions in the amount of pronation in the 
stance phase along with increases in the duration of the stance time have been reported 
[1, 2].   
The effects on the proximal joints of the lower limb (i.e., non-local effects) have 
also been described with customized insoles. Recent studies have reported a reduction 
of the range of motion in the transverse plane at the knee and hip joints, and adduction 
at the hip during running [3, 7] and walking [7, 8]. However, little is known about the 
effects of customizes insoles on the lower-limb mechanics during other activities of daily 
living. Despite being a routine functional task, stair ascent and descent are challenging 
activities related to patellofemoral pain (PFP) [9, 10] and knee osteoarthritis (OA) [11]. 
In turn, some studies indicate that excessive foot pronation may be a risk factor for the 
development of these conditions [11-13], as well as of other conditions like plantar 
fasciitis [14], calcaneal tendinopathy [15, 16], and medial tibial stress syndrome [17, 18].  
The majority of research using three-dimensional kinetic and kinematic analyses 
is limited to the analysis of discrete variables. Reducing an entire time series to discrete 
points of interest during a functional task may limit the identification of the efficacy of 
interventions [19, 20]. Conversely, continuous analysis using techniques such as 
Statistical Parametric Mapping (SPM) allows the identification of the differences between 
the signals over the whole time series [19-22].   
Therefore, the present study aimed to compare the effects of prefabricated 
insoles with arch support (PREFABRICATED), prefabricated insole with arch support 
and a 6º medial wedge (CUSTOM), and flat insole (CONTROL) on the lower limbs’ 
angles and moments of individuals with pronated feet during walking, and stair ascent 
and descent using the SPM. The hypotheses were that both intervention insoles would 
reduce the calcaneal eversion, increase the external knee adduction moment (KAM), 
and reduce the hip internal rotation over the time series, and the non-local effects of the 








Inclusion criteria were; aged between 18 and 45 years, body mass index (BMI) < 
28 kg/m², Foot Posture Index (FPI) ≥ 6 [23], and no history of lower limb injuries on the 
lower limb and pelvis in the last year. Participants were excluded if they presented 
discomfort or pain when using the insoles. The sample size was determined using 
G*Power version 3.1 [24] using a repeated-measures analysis of variance (ANOVA), 
statistical power of 0.7, and moderate effect size (0.6), and significance level of 0.05, 
which resulted in a sample size of 16 being required. All participants signed an Informed 
Consent Form before data collection, and the study was approved by the Institutional 
Research Ethics Committee (nº 2.622.183).  
7.2. Experimental conditions  
Three insole conditions were tested: CONTROL, PREFABRICATED, and 
CUSTOM. All insoles were made from ethylene-vinyl acetate (EVA) shore 40. CONTROL 
was a 2mm thick flat insole (Fig. 1a), PREFABRICATED were manufactured with medial 
longitudinal arch support height standardized and proportional to the footwear’s size with 
no posting under the rearfoot (Fig. 1b), and CUSTOM were the prefabricated insole with 
the addition of a 6º medial wedge under the rearfoot (Fig. 1c). This wedge was custom 
made on a CNC (Computer Numerical Control) milling machine also using EVA (shore 
40) and were fixed within the shoe using double-sided tape underneath the insoles from 
the calcaneus to the end of the medial longitudinal arch support. A previous study 
showed that wedges inclined at 6º can promote significant changes in the kinetics and 






Figure 1. A: Posterior view of the control insole (right) and the medial wedge (left). B: Posterior-
medial view of the prefabricated insole with the medial longitudinal arch support alone. C: Medial 
view of the customized insole (medial longitudinal arch support + 6º medial wedge). 
7.3. Instruments 
The kinematic data were recorded using a 9-camera Oqus 3+ system at 200 Hz 
(Qualisys Medical AB, Sweden). The kinetic data were recorded using three 
synchronized force plates (FP 4060-08, Bertec, USA) at 1000Hz.   
7.4. Procedures 
On the day of data collection mass, height, BMI, and FPI were measured by the 
same experienced examiner [23]. Passive retro-reflective markers were placed on the 
volunteers. A static trial was performed with the participants using standardized footwear 
(New Fit, Bout's, Brazil) with the control insole. The three insole conditions were recorded 
in a randomized order with walking trials performed at a self-selected speed on a 12-
meter walkway, and stair ascent and descent were performed from the ground level to a 





The staircases were placed over the force plates to record the kinetics and their weight 
were removed before data collection.  
 
7.5. Data processing 
Kinematic and kinetic data were processed using Visual 3D (version 6, C-motion, 
USA). Marker trajectories and force data were low-pass filtered using a 4th-order 
Butterworth filter at 6Hz and 25Hz, respectively [26]. All body segments were modeled 
using the Calibrated Anatomical System Technique [27]. Stance phases were 
automatically detected between heel-strike and toe-off from the vertical component of 
the ground reaction force using a threshold of 20N. External joint 
moments were calculated using three-dimensional inverse dynamics which 
were normalized to body mass. The analysis focused on the ankle coronal plane, knee 
coronal plane, and hip transverse planes as these have previously been related to foot 
pronation [23,24]. The time series were normalized to 100% of the stance phase and the 
average of five trials was used for analysis. More information about data 
processing is presented in the Supplementary Materials.   
7.6. Data analysis 
To compare the experimental conditions, a time series analysis was performed using 
the SPM [19, 28]. Before any inferential procedures, the data distribution was examined 
and found to be normally distributed using the function 
“spm1d.stats.normality.anova1rm”, therefore parametric tests were used for the 
analyses. In sequence, One-Way Repeated Measures Analyses of Variance (1RM-
ANOVA) over the normalized time-series was used to establish the presence of any 
significant differences between the conditions. Three pre-planned contrasts (CONTROL 
vs. CUSTOM, CONTROL vs. PREFABRICATED, and CUSTOM vs. PREFABRICATED) 
were performed using SPM post-hoc paired t-tests when the ANOVA main effect was 
significant. A Bonferroni correction was applied for multiple comparisons (p<0.0167). The 
time duration of the differences over the stance phase was computed as the subtraction 
between the end and beginning of the significant differences, which were reported as a 
percentage of the stance phase (ΔTD). The technical details on the SPM methods used 
have been previously reported [19, 26, 28], and all analyses were implemented using 
the open source spm1d code (www.spm1d.org) for Matlab (2021a, The MathWorks, Inc., 






In total, 10 women and 9 men completed the study. Table 1 shows the 
characteristics of the participants. The SPM results are presented below..  
8.1. Walking 
The 1RM-ANOVA revealed significant main effects for ankle eversion angle and 
moment. Both CUSTOM and PREFABRICATED reduced the amount of ankle eversion 
in the beginning of midstance when compared to CONTROL. CUSTOM reduced the 
ankle eversion moment during midstance and in the beginning of propulsion phase. 
PREFABRICATED increased the ankle eversion moment during the loading response 
phase and reduced the eversion moment during midstance and in the beginning of 
propulsion phase compared to the CONTROL. Additionally, CUSTOM reduced the ankle 
eversion moment at the end of the midstance and in the beginning of propulsion phase 
compared to PREFABRICATED, (Figure 2 and Table 2).  
 
The 1RM-ANOVA also revealed significant main effects for the knee adduction 
moment (KAM) and hip rotation movement and moments. CUSTOM reduced the KAM 
during midstance, and in the beginning of propulsion phase compared to 
PREFABRICATED (Figure 3 and Table 2). For the hip angles, CUSTOM increased the 
external rotation movement at the end of propulsion phase and PREFABRICATED 
increased the external rotation movement during the loading response phase compared 
to CONTROL. For the hip moments, CUSTOM increased the lateral rotation in the 
beginning of midstance and PREFABRICATED increased the lateral rotation moment in 
the beginning of midstance compared to CONTROL (Figure 4 and Table 2).  
8.2. Stair Ascent 
The 1RM-ANOVA revealed significant main effects for ankle eversion angle. 
CUSTOM reduced the eversion movement in the midstance and the beginning of 
propulsion phase. PREFABRICATED reduced the eversion movement in the beginning 
of midstance in comparison to CONTROL (Figure 2 and Table 2).  
 
There were also significant main effects for KAM. CUSTOM increased KAM in 
the beginning of propulsion phase, and PREFABRICATED increased KAM in the 





CUSTOM to PREFABRICATED, CUSTOM increased KAM in the beginning of 
propulsion phase and PREFABRICATED increased KAM in the end of propulsion phase 
(Figure 3 and Table 2). For the hip, compared to CONTROL, CUSTOM reduced medial 
rotation in the beginning of propulsion phase (Figure 4 and Table 2). 
8.3.  Stair Descent 
The 1RM-ANOVA revealed significant main effects for ankle eversion angle. 
CUSTOM reduced the eversion movement in the beginning of midstance and increased 
the eversion in the propulsion phase. PREFABRICATED reduced the eversion 
movement in the beginning of midstance in comparison to CONTROL. Moreover, 
CUSTOM increased the eversion movement in the propulsion phase compared to 
PREFABRICATED (Figure 2 and Table 2).  
There were significant main effects for knee adduction angle, KAM, and hip 
rotation. PREFABRICATED reduced the knee adduction angle during the propulsion 
phase and midstance phase when compared to CONTROL and CUSTOM. CUSTOM 
increased KAM in the beginning of midstance and propulsion phases in comparison to 
CONTROL (Figure 3 and Table 2). For the hip, CUSTOM reduced the medial rotation 
movement in the beginning of midstance compared to CONTROL, and CUSTOM 
reduced the medial rotation movement of the midstance compared to PREFABRICATED 




Figure 2: Ankle coronal plane during walking, and stair ascent and descent. First row corresponds to ANOVA-1RM; 
Second to forth rows correspond to the comparison between groups. Abbreviations: CONT= control insole; CUST= 






Figure 3: Knee coronal plane during walking, and stair ascent and descent. First row corresponds to ANOVA-1RM; Second 
to forth rows correspond to the comparison between groups. Abbreviations: Abd= abduction; Add= adduction; CONT= 






Figure 4: Hip transverse plane during walking, and stair ascent and descent. First row corresponds to ANOVA-1RM; Second to 
forth rows correspond to the comparison between groups. Abbreviations: CONT= control insole; CUST= customized insole; Ext= 





TABLE 2. Comparative table for the ankle, knee and hip during gait, stairs ascent 
and descent. 
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Summed values from all regions in which there were significant differences for each comparison. 
Abbreviations: CONT= control insole; CUST= customized insole; PREF= pre-fabricated Insole; t= 
time duration of the differences over the stance phase; p= probability of significance between 
comparisons; ΔTD= Percentage reported by subtracting between the end and the onset of  





9. Discussion  
This study used the SPM to explore the effects of CUSTOM and 
PREFABRICATED over time on the lower limb biomechanics during walking, and stair 
ascent and descent. Confirming our hypotheses, there were several differences in the 
kinetic and kinematic variables between the different insoles. The SPM revealed that 
CUSTOM and PREFABRICATED reduced the angle of eversion of the rearfoot during 
all tasks when compared to the CONTROL. CUSTOM reduced the eversion moment 
when compared to the CONT and PREFABRICATED during walking. CUSTOM 
increased KAM during stair ascent and descent, PREFABRICATED increased KAM 
during stair ascent and reduced the adduction angle when compared to CONTROL and 
CUSTOM. CUSTOM and PREFABRICATED reduced the medial rotation of the hip 
during walking compared to CONTROL. Finally, CUSTOM reduced the hip medial 
rotation angle during the stair descent and hip medial rotation moment during stair 
descent. Each finding will be discussed below.   
9.1. Walking 
CUSTOM and PREFABRICATED reduced the rearfoot eversion compared to the 
CONTROL (p<0.001). Corroborating with other studies, which also observed a reduction 
in the rearfoot eversion [29, 30]. People with excessive feet pronation do not have an 
arch to cushion the ground pressure, due to an arch collapse problem caused by several 
congenital factors or other acquired predisposing factors [31]. Abnormal pressure leads 
to discomfort in flat feet, which, if left untreated, will produce pain and disability [32].  
CUSTOM increased the KAM when compared to PREFABRICATED (p<0.001). 
This is supported by Chen, et al. [33] who examined walking under the conditions of 
shoes with and without insoles to control the foot pronation and showed an increased 
peak adductor moment at the knee. Kosonen, Kulmala, Müller and Avela [7] reported 
significant differences in the application of medially wedged insoles in knee kinetics 
during walking in men aged between 18 and 30 years with pronated feet during the 
running. Furthermore, a longitudinal study carried out by Jafarnezhadgero, et al. [34] 
considered children and adolescents with flat feet and showed that the use of insoles 
with medial longitudinal arch support resulted in a decrease in the medial rotation angle 
of the knee and the knee abduction angle in the short and long term.  
For the hip, CUSTOM and PREFABRICATED reduced the medial rotation of the 
hip angle and moments compared to CONTROL (p<0.001; p=0.014), however other 





when using shoes with insoles to control pronation [7, 33]. Jafarnezhadgero, et al. [35] 
reported lower hip abductor torques and lateral rotation in male children with 
prefabricated medially posted insoles compared to shod with no orthoses at long-term. 
These inconsistencies may be due to methodological differences between the 
aforementioned studies, such as the applied tests, preferred speed versus walking 
speed, and children versus adults or men versus female or mixed participants, and only 
included discrete point analysis compared to the time series analysis conducted in this 
current study.  
9.2. Stair ascent and descent 
CUSTOM and PREFABRICATED reduced the rearfoot eversion compared to the 
CONTROL during stair ascent (p<0.001; p=0.01) and descent (p<0.001; p=0.002), 
respectively. CUSTOM increased the eversion concerning PREFABRICATED 
(p=0.009). McKenzie, Galea, Wessel and Pierrynowski [10] showed that female PFP 
participants descended the stairs with the most adducted hips and with greater internal 
rotation compared to asymptomatic individuals. There is evidence to support relationship 
between excessive rearfoot eversion and PFP [36, 37]. From a theoretical point of view, 
excessive rearfoot eversion causes greater tibia internal rotation which, consequently, 
creates greater hip internal rotation and adduction. Hip adduction and internal rotation 
are reported to increase knee dynamic valgus and lateral patella tracking, leading to a 
reduction in the patella’s contact area, then increasing the patellofemoral stress. This 
mechanism has been associated with PFP [38].  
CUSTOM and PREFABRICATED increased the KAM during the ascent 
(p<0.001; p=0.003) and descent of stairs (p<0.001) when compared to CONTROL. 
When compared CUSTOM and PREFABRICATED in the stair ascent, CUSTOM 
increased KAM during the beginning of propulsion phase (p=0.007) and 
PREFABRICATED increased KAM during the end of the propulsion phase (p<0.001). 
PREFABRICATED reduced the adduction angle during stair descent when compared to 
CONTROL and CUSTOM (p<0.001). Previous studies have shown that the dynamic 
valgus of the knee may affect pain and joint stability during stair ascent and descent and 
can predispose lesions in the lower limbs. Studies show that biomechanical changes are 
considered an important factor affecting the loss of cartilage and the progression of knee 
OA [11, 36, 37, 39, 40].  
 
CUSTOM increased the lateral rotator moment of the hip during the stair ascent 





during stair descent when compared to CONTROL and PREFABRICATED (p=0.008; 
p>0.001;). Bonifacio, et al. [41] found that insoles significantly decreased hip medial 
rotation and knee adduction compared to the control insole during stair descent, which 
has the potential to benefit individuals who have PFP. Moreover, the orthoses provided 
greater stability and less work performed by the abductor halluces and tibialis anterior 
muscles, arguably through the mechanical changes in the joints of the foot and lower 
limbs from the orthoses [41].  
9.3. Clinical Implications 
As excessive foot pronation have been associated with some musculoskeletal 
injuries [7, 14-18], the reduced foot eversion, increased KAM and the decrease in the 
medial rotation of the knee can contribute to a reduction in pain and improvement in 
function in some musculoskeletal conditions. Through these findings, we could explore 
the effects of the insoles on the lower limbs’ mechanics, therefore providing to clinicians 
with evidence to guide therapeutic interventions in a clinical population. Likewise, 
providing further confirmation that a simple modification such as the medial wedge can 
promote more non-local changes in the kinetics and kinematics. However, clinicians 
must be aware that not all prefabricated insoles have the same effect, perhaps modifying 
an insole may be necessary depending on the desired clinical objective. Besides, the 
dosage of the wedge inclination must also be taken into consideration. The same insole 
dynamically interferes with the joints in a different way between tasks. Perhaps, when 
choosing the insole, it is necessary to focus on the task with the greatest demand or the 
one in which the patient reports pain.    
9.4. Limitations 
The use of markers on shoes may not perfectly reflect the movements of the foot 
segments. However, it is necessary to keep the integrity of the shoe structure to better 
anchor the insole. The use of prefabricated insoles did not allow an individualized 
correction for each participant. Nevertheless, the standardized longitudinal arch support 
and medial wedge prevented variation in the intervention by ensuring that the insoles 
were the same for the different volunteers.  
10. Conclusion 
 This study revealed through the SPM that CUSTOM reduces the ankle eversion 
moment when compared to CONTROL and PREFABRICATED in the midstance and the 





during stair ascent and descent in the beginning of propulsion phase. In addition, 
CUSTOM decreases the hip medial rotation in the beginning of propulsion phase during 
the stair descent. Therefore, if the objective is to reduce foot pronation, considering only 
local effects, CUSTOM and PREFABRICATED should be considered; however, for non-
local effects, such as changes in the KAM and medial rotation of the hip, CUSTOM 
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TABLE 1. Characteristics of the participants. 
Variables 
Participants Group 














Body mass (kg) 65.43 ± 11.36 
 





Height (cm) 173.7 ± 7.32 
 





BMI (kg/m2) 21.60 ± 2.93 
 





FPI 9.84 ± 1.46 
 





Abbreviations: BMI = Body Mass Index; FPI = Foot posture index; IC = Confidence Interval; SD 
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TERMO DE CONSENTIMENTO LIVRE E ESCLARECIDO (TCLE) 
 
Você está sendo convidado (a) a participar de uma pesquisa intitulada: “EFEITO 
CINÉTICO E CINEMÁTICO NOS MEMBROS INFERIORES E PELVE DO USO 
CRÔNICO DE PALMILHAS COM ELEVAÇÃO MEDIAL EM INDIVÍDUOS QUE 
APRESENTAM PRONAÇÃO EXCESSIVA DOS PÉS”, coordenada pelo Professor Dr. 
Renato Guilherme Trede Filho e pela mestranda Fernanda Muniz Vieira.  
Você foi selecionado (a) para participar deste estudo pelo fato de ter entre 18 e 
45 anos de idade, apresentar os pés pronados (“pé chato”), ser capaz de caminhar, 
correr e descer escadas sem auxílio, não possuir histórico de fraturas e intervenções 
cirúrgicas nos membros inferiores ou pelve no último ano, não possuir doenças 
cardiovasculares descompensadas. 
A sua participação não é obrigatória sendo que, a qualquer momento da 
pesquisa, você poderá desistir e retirar seu consentimento. Sua recusa não trará 
nenhum prejuízo para sua relação com os pesquisadores ou com a UFVJM. 
O objetivo desta pesquisa é avaliar e comparar se os efeitos imediatos do uso 
da palmilha com elevação medial durante a marcha, corrida e descida de degraus, 
permanecem durante 2, 4 e 6 meses em indivíduos com pés pronados (“pé chato”).  
Caso você decida aceitar o convite, você deverá comparecer no Laboratório de 
Análise de Movimento que fica no segundo andar do prédio da Clínica Escola de 
Fisioterapia no Campus JK da UFVJM (rodovia BR 367, Km 583, s/n, bairro Alto da 
Jacuba – Diamantina/MG, CEP 39100-000) em data e horário combinados de acordo 
com sua disponibilidade, onde será submetido (a) aos seguintes procedimentos: 
Inicialmente serão feitas perguntas a respeito dos seus dados pessoais, serão 
medidos o seu peso e a sua altura. Em seguida você receberá gratuitamente um par de 
palmilhas com suporte para o arco dos pés e 5º de inclinação na parte do calcanhar, 





sapato. Você deverá utilizar as palmilhas durante o período de seis meses, nas coletas 
e no seu dia a dia, de 3-6 horas por dia.  
Você realizará três tarefas utilizando a palmilha: caminhar por cinco vezes ao 
longo do laboratório de dez metros de comprimento, correr por cinco vezes ao longo do 
laboratório de dez metros de comprimento, e realizar cinco repetições de descida de 
degraus de uma altura de 20 cm. A análise do seu padrão de movimento será avaliada 
durante a caminhada, corrida e descida de degraus, através do sistema Oqus 3+ 
(Qualisys Medical AB). Este equipamento é composto por 8 câmeras infravermelhas 
sincronizadas com 3 plataformas de força (Modelo FP 4060-08, Bertec) que não filmam 
a sua imagem, apenas registram o deslocamento no espaço de pequenos marcadores 
esféricos (bolinhas de material plástico) que serão fixados na sua pele com uso de fita 
dupla face.  
O tempo máximo necessário para essa coleta será de quarenta minutos. Serão 
realizadas 4 coletas. A primeira coleta assim que assinar esse termo, a segunda coleta, 
daqui a dois meses, a terceira, quatro meses depois e a última, seis meses depois. 
Os riscos relacionados com sua participação são: cansaço físico, dores nos 
músculos da perna após desempenhar a marcha, corrida e descida de degraus e dores 
nos pés durante a fase de adaptação ao uso da palmilha. Estas situações serão 
acompanhadas todo o tempo por profissionais treinados. Caso seja relatado desconforto 
ou dor durante e após os exercícios os pesquisadores irão tomar as seguintes 
providências: oferecer um intervalo para descanso, interromper a avaliação, realizar os 
primeiros socorros, te encaminhar para o pronto atendimento ou para a clínica escola 
de fisioterapia da UFVJM no campus JK. Caso seja relatado dores nos pés ao utilizar 
as palmilhas, estas serão checadas novamente e você será solicitado a reduzir o uso 
para apenas 3 horas diárias. Caso ainda assim sinta dores nos pés, será orientado a 
parar de usar a palmilha. Todos os testes serão aplicados por profissionais de Educação 
Física e Fisioterapeutas devidamente treinados.  
Os benefícios decorrentes da realização desta pesquisa estão relacionados ao 
conhecimento da classificação do seu pé e o recebimento gratuito de um par de 
palmilhas feitas sob medida se necessitar de correção ortopédica. Além disso, as 
informações adquiridas no estudo poderão ser de grande relevância para processos de 
reabilitação e/ou pesquisas científicas. 
Os resultados desta pesquisa poderão ser apresentados em seminários, 
congressos e similares, entretanto, os dados/informações pessoais obtidos por meio da 
sua participação serão confidenciais e sigilosos, não possibilitando sua identificação. 





Não está previsto indenização por sua participação, mas em qualquer momento se você 
sofrer algum dano, comprovadamente decorrente desta pesquisa, terá direito à 
indenização. 
Você receberá uma cópia deste termo onde constam o telefone e o endereço do 
pesquisador principal, podendo tirar suas dúvidas sobre o projeto e sobre sua 
participação agora ou em qualquer momento. 
Coordenador do Projeto: Renato Guilherme Trede Filho 
Endereço: Clínica Escola de Fisioterapia. Rodovia MGT 367 - Km 583 - nº 5000 
- Alto da Jacuba – Diamantina/MG CEP39100000 
Telefone: (38) 3532-1239  
 
Declaro que entendi os objetivos, a forma de minha participação, riscos e benefícios 
dos mesmos e aceito o convite para participar. Autorizo a publicação dos resultados da 
pesquisa, a qual garante o anonimato e o sigilo referente à minha participação. 
 Nome do sujeito da pesquisa: ____________________________ 
Assinatura do sujeito da pesquisa: _________________________ 
Assinatura do pesquisador: _______________________________ 
_____________________________________________________________________
_ 
Informações – Comitê de Ética em Pesquisa da UFVJM 
Rodovia MGT 367 - Km 583 - nº 5000 - Alto da Jacuba – 
Diamantina/MG CEP39100000 
Tel.: (38)3532-1240 – 
 Coordenador: Prof. Disney Oliver Sivieri Junior 
Secretária: Ana Flávia De Abreu 























































14. ANEXO III: REGRAS DE SUBMISSÃO GAIT & POSTURE 
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